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RESUMO: A avaliação das cargas na coluna vertebral é extremamente importante, uma vez que 
está intimamente relacionada com a biomecânica da coluna e suas patologias. Neste estudo, é 
apresentado um modelo multicorpo tridimensional simplificado da estrutura esquelética 
humana, para o estudo das forças e binários a que a zona lombar da coluna vertebral está 
sujeita durante a flexão frontal e flexão lateral. Para validação do modelo, foram utilizados 
resultados de força e binários medidos in vivo pela equipa OrthoLoad. Os resultados obtidos 
mostram que o modelo denota potencialidades na reprodução dos movimentos e na 
quantificação das forças e binários na coluna vertebral.  
1 INTRODUÇÃO  
A lombalgia é um dos problemas músculo-
esqueléticos mais comuns a nível mundial, 
levando à diminuição da qualidade de vida 
de muitas pessoas. Existem diversas causas 
para a dor lombar, normalmente 
relacionadas com alguma forma de dano ou 
degeneração do disco intervertebral, que 
muitas vezes decorre de esforços elevados a 
que um indivíduo está sujeito durante as 
atividades diárias [1 & 2]. Assim, é 
importante quantificar os esforços a que é 
submetida a coluna lombar. No entanto, a 
determinação das cargas da coluna in vivo é 
um processo invasivo devido à dificuldade 
de acesso à coluna lombar, às limitadas 
tecnologias disponíveis e dos riscos 
inerentes a este tipo de medições [3]. 
Nos últimos anos, têm sido desenvolvidos 
inúmeros estudos para avaliar a 
flexibilidade das vértebras in vivo [4]  e em 
vitro usando amostras de cadáveres [5]. 
Outra abordagem muito comum tem por 
base estudos recorrendo à análise de 
elementos finitos [6 & 7]. 
Recentemente Rohlmann e os seus 
colaboradores mediram as cargas exercidas 
na coluna, aquando da substituição de um 
corpo vertebral por um implante devido a 
uma fratura ou tumor [8].  
No presente estudo, foi desenvolvido um 
modelo multicorpo tridimensional da 
estrutura esquelética humana. Este tem 
como objetivo determinar as forças e os 
binários aplicados na zona lombar da 
coluna vertebral, que resultam do 
movimento de flexão lateral e frontal da 
parte superior do corpo. Estes resultados 
foram comparados com resultados medidos 
in vivo para os mesmos movimentos.  
2 MODELO BIOMECÂNICO  
Neste trabalho foi desenvolvido um modelo 
multicorpo (MBS) tridimensional 
simplificado da estrutura esquelética 
humana num software comercial, MSC 
visualNastran Desktop (Working Model) 
[9]. O modelo MBS representado na Figura 
1 é constituído por 17 corpos rígidos, que 
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representam os principais segmentos 
anatómicos do corpo humano. Este modelo 
consiste num par de pernas, cada uma foi 
representada por 3 corpos rígidos (coxa, 
perna e pé), num par de braços, cada um 
representado por 3 corpos rígidos (braço, 
antebraço e mão) e cinco corpos rígidos que 
representam a bacia, a cabeça, a zona 
cervical, torácica e lombar da coluna 
vertebral. Os corpos rígidos estão 
interligados por elementos que simulam as 
articulações (ativas e/ou passivas). No total 
o modelo tem 16 juntas: um conjunto de 
duas juntas no ombro, cotovelo, pulso, 
quadril, joelho e tornozelo, uma atlanto-
axial (C1-C2), cervical-torácica (C7-T1), 
torácica-lombar (T12-L1) e sacroilíaca (L5-
S1). Para cada junta foram atribuídos os 
graus de liberdade (GDL) necessários para 
o modelo se mover livremente no plano 
sagital e frontal, uma vez que durante a 
flexão lateral e frontal, o movimento ocorre 
segundo estes planos. Assim, o modelo tem 
um total de 32 GDL.  
 
Figura 1 – Modelo multicorpo 3D simplificado da 
estrutura esquelética humana, no WM (vista frontal).  
 
Os comprimentos dos segmentos, as massas 
e a respetiva localização foram 
determinados a partir dos estudos 
antropométricos referidos na literatura [10, 
11, 12, 13, 14 & 15] . Os estudos 
antropométricos mencionados envolvem 
medições em indivíduos e/ou cadáveres e 
modelos matemáticos para determinar os 
parâmetros antropométricos. A partir dos 
vários estudos determinaram-se os 
comprimentos, massas e localização do 3D 
do CM, encontrando-se listados na Tabela 
1, que correspondem a um valor médio dos 
estudos antropométricos.  


















177 4.203 -4 3 1665 
C1-C2 até 
C7-T1 
111 1.081 0 0 1550 
Tórax 296 17.604 -19 0 1259 
Abdómen 191 11.329 -6 0 1126 
Bacia - 11.601 -8 0 977 
Braço 279 2.051 -25 212 1298 
Antebraço 244 1.358 -53 257 1033 
Mão 69 0.491 4 267 844 
Coxa 393 9.848 -42 90 709 
Perna 432 3.818 -94 92 327 
Pé 52.8 0.983 -47 88 38 
*Estas distâncias referem-se as distâncias entre as 
articulações do segmento.  
** Os membros superiores e inferiores tem as mesmas 
caraterísticas, variando apenas na localização CM no eixo y, 
em que para os membros do lado esquerdo o valor é 
simétrico. 
3 VALIDAÇÃO DO MODELO  
Para validação do modelo, foram utilizados 
resultados experimentais publicados pela 
equipa Loading of Orthopaedic Implants 
(OrthoLoad), Julius Wolff Institute, 
Universitätsmedizin Berlin [8], medidos in 
vivo com o dispositivo de substituição do 
corpo vertebral - vertebral body 
replacement (VBR). O VBR permite a 
medição in vivo das três componentes 
ortogonais de forças e binários que atuam 
sobre o implante [8]. Foram selecionados 
dois casos de movimentação simples – 
flexão frontal e flexão lateral – para simular 
e comparar as forças e binários exercidos na 
coluna lombar do modelo. Para o caso da 
flexão lateral foi selecionado o caso de um 
indivíduo do sexo masculino com 71 anos e 
72 kg de massa e para a flexão frontal o de 
um indivíduo do sexo masculino com 71 
anos e 74 kg de massa. Ambos os pacientes 
sofreram uma fratura na primeira vértebra 
lombar que foi substituída pelo VBR. O 
movimento de ambos os pacientes foi 
adquirido por um sistema de captura de 
vídeo e os dados provenientes do VBR 
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também foram registados. A partir dos 
vídeos disponibilizados referenciaram-se 
pontos relevantes através dos quais se 
determinaram os ângulos em função do 
tempo das articulações responsáveis pela 
reprodução dos movimentos. 
Seguidamente, foram formuladas as 
equações do movimento, tendo sido 
inseridas nas respetivas juntas do modelo. 
Verificou-se que o movimento descrito pelo 
modelo está de acordo com o realizado pelo 
paciente. Uma vez conseguida a mobilidade 
do modelo, procedeu-se ao registo das 
forças e binários gerados na ligação entre a 
zona torácica e lombar, mais 
especificamente no motion segment T12-
L1, durante os movimentos reproduzidos.  
4 RESULTADOS E DISCUSSÃO  
Através da simulação realizada foram 
determinadas as forças e os binários a que a 
coluna lombar está sujeita durante a flexão 
lateral e frontal, nos planos sagital, frontal e 
transversal. Neste trabalho, são 
apresentados alguns dos resultados obtidos 
pelo modelo e a sua comparação com os 
resultados medidos in vivo pela equipa 
OrthoLoad. Antes de proceder à análise e 
discussão dos resultados é importante 
referir que as curvas do modelo apresentam 
um considerável ‘ruído’ uma vez que, nesta 
fase do estudo, não se procedeu a qualquer 
tratamento estatístico do output da 
simulação. Por outro lado, embora as cargas 
determinadas no VBR variem de teste para 
teste, os resultados dos vários ensaios 
realizados experimentalmente foram 
agrupados e tratados estatisticamente, 
apresentando assim uma curva normalizada.  
Numa primeira leitura os resultados 
mostraram estar dentro do expectável. 
 
4.1 Flexão lateral 
 A comparação entre as forças determinadas 
pelo modelo e experimentalmente pela 
equipa OrthoLoad, no plano sagital, durante 
o movimento de flexão lateral, é 
apresentada na Figura 2. À medida que a 
inclinação aumenta a força no plano sagital 
do modelo diminui ligeiramente até atingir 
um valor mínimo. Posteriormente, a força 
aumenta até atingir um valor máximo. Após 
este máximo diminui novamente. A curva 
publicada pela equipa OrthoLoad tem um 
comportamento semelhante em termos de 
tendência, visto que com o aumento da 
inclinação, a força vai diminuindo, até 
atingir um valor mínimo. No retorno à 
posição neutra (3,92 segundos), as forças 
aumentam, alcançando um valor 
sensivelmente idêntico ao inicial. 
Finalmente, e tal como na curva do modelo, 
a força diminui ligeiramente. 
 
Figura 2 Comparação da força no plano sagital do 
modelo com o Orthoload, durante a flexão lateral. 
 
Analisando estas duas curvas é possível 
verificar que os valores de força em função 
de tempo, obtidos pelo modelo são 
discrepantes em relação aos valores 
medidos in vivo. Esta discrepância de 
valores é expectável, dado que o modelo 
está dotado apenas da componente 
esquelética para descrever o movimento 
pretendido ao longo do tempo. 
Sendo que as solicitações ao nível da 
coluna não dependem apenas das restrições 
biomecânicas impostas pela estrutura óssea, 
mas também da atividade muscular, uma 
vez que a estabilidade in vivo é garantida 
pelos músculos que rodeiam a coluna 
vertebral. Pois as forças dos músculos são 
necessárias para equilibrar a parte superior 
do corpo, especialmente durante a aplicação 
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de esforços elevados na coluna [16]. Assim, 
a discrepância pode ser encarada como uma 
medida da contribuição relativa de cada 
uma destas estruturas.  
Na Figura 3 estão representadas as forças 
medidas no plano transversal, pelo modelo 
e pela equipa OrthoLoad. Nos primeiros 
instantes a força obtida pelo modelo 
apresenta um valor aproximadamente 
constante, sensivelmente próximo dos -300 
N. Consequentemente, a força vai 
diminuindo até atingir um valor mínimo. 
No retorno à posição neutra, as forças 
aumentam, diminuindo ligeiramente nos 
últimos instantes. Tal como no caso 
anterior, a curva da força do OrthoLoad 
apresenta um comportamento semelhante 
em termos de tendência: nos primeiros 
instantes a força varia entre -290 e -250 N; 
nos instantes seguintes, com o aumento da 
inclinação lateral, a força diminui até 
atingir um valor mínimo que corresponde 
aproximadamente ao instante em que a 
flexão é máxima; de seguida, a força 
aumenta até atingir um valor máximo, 
voltando a diminuir ligeiramente até ao 
final do movimento.  
 
Figura 3 Comparação da força no plano transversal 
do modelo com o OrthoLoad, durante a flexão lateral. 
 
As forças determinadas pelo modelo 
oscilam entre -400 e -200 N, enquanto as 
forças determinadas experimentalmente 
pelo VBR oscilam entre -479 e -200 N. Pela 
análise de dados é possível verificar-se que 
os valores são relativamente próximos pois 
a estrutura muscular tem uma influência 
mínima na medição das forças segundo este 
plano. Além disso, os valores absolutos das 
forças no plano transversal são elevados até 
mesmo para a posição neutra, na qual não 
está a ser exercida nenhuma força 
provocada pela execução do movimento. 
Isto porque as forças exercidas na posição 
neutra correspondem essencialmente ao 
peso da parte superior do corpo [16].  
As curvas do binário, no plano sagital, estão 
representadas na Figura 4. As curvas do 
binário do modelo e medidas 
experimentalmente têm um comportamento 
semelhante em termos de tendência. À 
medida que a inclinação aumenta o binário 
aumenta até atingir um valor máximo. No 
retorno à posição neutra verifica-se uma 
descida dos binários que estabilizam nos 
últimos instantes. Os binários medidos pelo 
modelo são 10 vezes superiores aos obtidos 
experimentalmente.  
 
Figura 4 Comparação do binário no plano sagital do 
modelo com o OrthoLoad, durante a flexão lateral.  
 
4.2 Flexão frontal 
As curvas da força do modelo e do 
OrthoLoad no plano sagital, durante a 
flexão frontal são apresentadas na Figura 5. 
Verifica-se que as curvas apresentam um 
comportamento semelhante em termos de 
tendência, tal como na flexão lateral. À 
medida que a inclinação aumenta as forças 
no plano sagital aumentam de uma forma 
progressiva, atingindo o valor máximo para 
a posição de flexão máxima. No retorno à 
posição neutra, as forças diminuem 
abruptamente até atingirem um valor 
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mínimo. A partir desse instante, a força 
volta a aumentar. Verificou-se que a força 
atinge o valor máximo no momento em que 
a flexão é máxima. No entanto, apesar de a 
diferença ser mínima, os instantes em que o 
modelo (3,3 segundos) e o paciente (3,7 
segundos) atingiram a flexão máxima não 
coincidem, o que se pode dever a um 
desfasamento temporal. Verificou-se ainda, 
que as forças diminuem durante a extensão. 
Isto está de acordo com o esperado porque 
durante a extensão o centro de gravidade da 
extremidade superior do corpo desloca-se 
posteriormente, o que leva à redução das 
forças dos músculos eretores da coluna, 
necessários para equilibrar a parte superior 
do corpo, e consequentemente, das cargas 
determinadas [16].  
 
Figura 5 Comparação da força no plano sagital do 
modelo com o OrthoLoad, durante a flexão frontal. 
 
A discrepância de valores entre o modelo e 
os resultados experimentais deve-se, de 
uma forma similar ao já apontado 
anteriormente, ao fato de as solicitações da 
coluna não dependerem apenas das 
restrições biomecânicas impostas pela 
estrutura óssea mas também pela estrutura 
muscular. Como o modelo não tem 
componente muscular as forças não são 
atenuadas pelos músculos, o que leva a uma 
dispersão dos resultados.  
Na Figura 6 estão representadas as curvas 
do binário no plano frontal. À medida que a 
inclinação aumenta, o binário aumenta 
quase linearmente, atingindo um valor 
máximo no momento em que a flexão é 
máxima. No retorno à posição neutra o 
binário diminui abruptamente e nos últimos 
instantes apresenta um valor 
aproximadamente constante. A curva do 
modelo tem um comportamento 
semelhante, embora os binários sejam 
superiores aos medidos experimentalmente. 
 
Figura 6 Comparação do binário no plano frontal do 
modelo com o OrthoLoad, durante a flexão frontal  
5 CONCLUSÕES 
Em geral, a análise dos movimentos – 
flexão lateral e flexão frontal - está de 
acordo com os dados experimentais. O 
modelo é capaz de quantificar as forças e 
binários a que a zona lombar está sujeita, 
durante o movimento de flexão lateral e 
frontal.  
Concluiu-se que as curvas de força e 
binários obtidos pelo modelo apresentam 
um comportamento semelhante em termos 
de tendência com as curvas publicadas pela 
equipa OrthoLoad, embora seja patente uma 
discrepância entre a magnitude de valores 
medidos pelo modelo e pelo VBR. Este 
resultado era expectável uma vez que o 
modelo está dotado apenas dos acionadores 
estritamente necessários para descrever o 
movimento pretendido e as solicitações, 
neste caso concreto, ao nível da coluna 
dependem também da atividade muscular, 
seja a diretamente envolvida no movimento 
em causa, seja a responsável pela 
estabilização dinâmica do conjunto.  
Apesar de o modelo apresentar valores de 
força e binários elevados comparativamente 
com os resultados medidos 
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experimentalmente in vivo, conduz a 
resultados interessantes sobre a importância 
da componente muscular na simulação de 
movimentos diários.  
Assim, o modelo juntamente com os 
resultados experimentais, permite não só a 
quantificação dos esforços totais induzidos 
no sistema, mas sobretudo identificar e 
individualizar a proporção em que aqueles 
são suportados pela componente muscular, 
de modo a tornar o sistema fiável na 
quantificação do nível de carga suportado 
pelos discos intervertebrais e a sua 
extrapolação para quaisquer situações 
genéricas, em que a medição in vivo é 
difícil. 
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